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with  severe  coronary  artery disease by utilizing autografts – usually  at  least  one of  the 
internal  thoracic artery  (ITA),  radial artery  (RA), and great  saphenous vein  (GSV) –  to 





to  coronary  loads  to  better  understand  the  nature  and  magnitude  of  forces  stimulating 
remodeling  processes.  Those  mechanical  deviations  are  correlated  with  known  clinical 
failure  rates  taken  from  large-cohort  meta-analysis  in  existing  literature.  To  better 
understand  the  early  signaling and  gene  expression activity of grafts  subjected  to  these 
coronary loads, we then culture ITAs, RAs, and GSVs in an ex vivo perfusion bioreactor 























































































































































































(left) and phase (right). (a-b)   1 10,110R   (mmHgs/ml), 
(c-d)   2 0, 24R  , (e-f)   0.005,0.025C (ml/mmHg), 
and (g-h)   0,0.8aL  (mmHgs2/ml). Default values of  














































































































































































through  the  pulmonary  system  for  reoxygenation.  Most  vessels  share  common  basic 
characteristics; however, the structure of any given vessel is uniquely adapted to function 
optimally  in  its  environment,  which  results  in  general  differences  between  arteries  and 
veins as well as large variation within each group [2]. Several discrete classifications are 
commonly used throughout the vascular tree, starting most proximal to the left ventricle, 








tunica media,  and  tunica  adventitia. The differences  in  the  relative  size  and constituent 
make-up  of  these  layers  allow  for  vessels  to  be  distinguished  histologically  (e.g., 
2 




several  processes  including  diffusion,  filtration,  and  pinocytosis  [2].  Furthermore,  the 
intima senses and responds to mechanical and chemical stimuli by releasing a variety of 
biochemical factors into the blood and into neighboring cells of the vessel wall [8].  
In  veins  and  arteries  the  media  is  separated  from  the  intima  by  a  basement 
membrane and layer of collagen type IV and elastin known as the internal elastic lamina.  
The  media,  usually  accounting  for  most  of  the  wall  thickness,  is  composed  of  varying 
amounts of smooth muscle cells (SMCs), elastin, and collagen of primarily type III. SMCs 
are generally arranged in a helical alignment that is close to circumferential and are the 























progenitor  cells  is  particularly  important  to  this  work,  as  such  differentiation  further 
enables  remodeling  as  well  as  repopulation of  damaged  tissue  [9].  Moreover,  in  larger 
vessels  where  the  intima  does  not  provide  a  sufficient  source  of  solute  transport,  the 
adventitia is home to a microvasculature that supplies resident vascular cells known as the 
vasa vasorum [8].  
Broadly speaking,  it  is  important  to  recognize  that blood vessel structure  in any 
given location along the vascular tree is a result of the functional needs and stimuli applied 
throughout development at that location. Furthermore, vascular properties are endowed not 
only by  the overall  composition of cells and ECM but by  their  specific orientation and 







that  supply  the  heart  muscle  with  the  oxygenated  blood  it  needs  to  maintain  normal 
function. While other  treatment options exist  for early  stages of CAD, severe cases are 
usually treated with a vascular graft(s) to bypass the stenosed section(s) of the coronary 
vasculature,  which  can  include  the  right  coronary  artery,  left  main  coronary  artery, 
circumflex  artery,  and  left  anterior  descending  (LAD)  coronary  artery.  These  coronary 
artery bypass grafts (CABGs) were first developed in the 1960s and have since grown in 
use to the point that over 400,000 procedures are performed in the U.S. each year [10,11].  
The  internal  thoracic artery  (ITA),  radial artery  (RA), and great  saphenous vein 
(GSV)  are  the  most  common  conduits  utilized  for  CABG,  with  the  gastroepiploic  and 






the consensus  first  choice bypass conduit, while  the  right  ITA can be used  to bypass a 
second  coronary  artery  in  a  similar  fashion  but  is  done  so  less  frequently  [12,13].  For 
CABGs  involving  the  RA, GSV,  or  other  graft  conduits,  the  graft  tissue must  be  fully 







Importantly,  despite  the  vast  amount  of  collective  experience  and  incremental 
improvements  in  CABGs  over  time,  approximately  6%  of  patients  –  24,000  people  – 











result of  intimal hyperplasia, stenosis of  the graft via cell  infiltration, proliferation, and 
ECM deposition between the media and intima resulting in significant lumen narrowing. 
While  intimal  hyperplasia  progression  has  been  well  characterized,  specific  causes  and 
mechanisms are not as well understood [19–21]. Clinicians and researchers generally agree 
that molecular mechanisms, vascular injury, and mechanical factors all contribute to graft 
failure  and  the  differential  outcomes  of  various  graft  conduits.  Molecular  mechanisms 
6 
involve the overexpression of growth factors in response to highly altered flows, immune 
cell  accumulation,  and  calcification  [19,22,23].  Vascular  injury  can  easily  occur 
perioperatively  through  mishandling  of  tissue  during  graft  harvesting  and  preparation; 
specifically,  damage  to  ECs  inhibits  production  of  anti-thrombogenic  factors,  further 
initiating inflammatory processes [24]. Mechanical factors leading to graft failure include 
compliance  mismatch  at  anastomoses;  hemodynamic  factors  such  as  disturbed  flow  at 









over  time  into  the concept of mechanical homeostasis, or  the  idea  that  tissues organize 












individual vessel’s geometry  and how  those  forces may be  sensed at  the  cellular  level, 
vascular mechanics are often considered in a continuum mechanics framework, whereby 
stresses describe forces acting on an oriented area.  The primary stresses of interest here 


























where  or   and  ir   are  the deformed outer and  inner  radius,     the  fluid viscosity,  Q   the 





 ,  and  , 
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  As  an  example  of  particular  relevance  here,  we  might  look  at  the  theoretical 
remodeling that should occur for a great saphenous vein used a replacement graft for a left 
anterior descending coronary artery (Figure 1.2). At approximate in vivo values of  Q  = 
0.17 mL/s and  P  = 20 mmHg [3], representative experimental values  or  = 2.35 mm,  ir  = 
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kPa. Subjecting  the  same vessel  to  conditions characteristic of  the  coronary  circulation 
where  Q   =  0.52  mL/s  and  P   =  100  mmHg  [31],  representative  experimental  values 
become  or  = 2.52 mm,  ir  = 2.18 mm, and  F  = 0.415 N, and grafted stress values can be 
approximated as  w  = 0.29 Pa,    = 84.9 kPa, and  z  = 82.2 kPa. In this hypothetical 
scenario, we can see that  w  and    are increased in the coronary circulation, while  z  
remains  relatively  unchanged.  Thus,  in  the  absence  of  other  factors  and  making  the 
reasonable assumption that   and Q  are relatively constant, one can see that increasing  ir  
is the only way that the vessel will restore its homeostatic value of  w , which would then 
require  or  to increase at a faster rate than  ir  – increasing wall thickness – in order to restore 
homeostatic levels of   . It is worth noting that, while  z  would have been unchanged 
between the two loading environments without remodeling, an increase in wall thickness 
would  then decrease  z , which would create  a  conflict  in  this  theoretical  scenario  and 
potentially lead to other remodeling processes such as changing fiber orientation, reducing 
axial force, or altering axial prestretch [32]. 
  Indeed,  significant  evidence  supports  the  theory  of mechanical homeostasis  and 























supported  by  perivascular  tissue,  further  supporting  that  local  stresses  drive  local 
remodeling [41]. 
Axial stress ( z ) homeostasis has generally been given less scrutiny than  w  and 
  by researchers. While Q  and  P  can be selectively modulated relatively easily through 
knockout  models,  therapeutics,  and  surgical  procedures  such  as  banding  to  evaluate 
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Q  and  P  have been altered resulting in morphometric adaptations neither  z  nor axial 
strain were maintained [39,43]. More investigations have been undertaken in ex vivo tissue 
culture  experiments,  whereby  researchers  have  additional  freedom  to  manipulate  axial 
loads which are discussed below [44]. 
In addition to remodeling resulting from the three primary stresses described above, 
consideration  must  also  be  given  to  the  cyclic  stresses  resulting  from  pulsatility  in  the 














factors,  protein  synthesis  and  remodeling,  cell  differentiation,  cell  migration,  and  cell 
proliferation [48–50]. Researchers have explored many pathways by which vascular cells 













versus  pulsatile  flow  [58],  and  steady  versus  pulsatile  flow  (e.g.,  Blackman,  García-














homeostasis  are  dependent  on  intact  EC  signal  transduction  [68,69].  These  collective 
findings  provide  further  evidence  supporting  both  the  importance  of  functional 
endothelium  in  CABGs  and  the  delicate  balance  necessary  to  signal  and  effect  graft 
adaptation without promoting maladaptation.  
The effects of  the  intricacy of pulsatile pressure and  flow waves on  remodeling 
outcomes  must  also  be  considered.  Well  characterized  hemodynamic  differences  exist 
throughout the vascular tree, particularly in the arterial circulation [70–72], and previous 
research has demonstrated synthesis of vasoreactants  in  response  to variable oscillatory 






regions  along  the  carotid  artery  [74].  Feaver  and  colleagues  further  demonstrate  the 
sensitivity of inflammation pathways within cultured ECs to individual harmonics of the 
Fourier  transform  of  human  carotid  artery  flow  waves  [75].  As  the  mechanisms  and 
implications  of  this  hemodynamic  sensitivity  have  not  been  fully  explored,  further 




























Several  groups  have  described  models  methods  to  model  and  recreate  biomimetic 












stress-strain  relationships,  while  acute  exposure  to  graft  conditions  leads  to  endothelial 
denudation  and  cell  death  [84,94].  Another  research  group  has  published  a  series  of 
15 
investigations based on 7 and 14 day human saphenous vein cultures, showing that intimal 
thickening  is  stimulated within 7 days of  ex vivo culture under arterial  conditions,  and 
expression of MMP2, MMP9, TIMP1, and PAI-1 are all increased by arterial shear stress 
[52,95,96].  In  a  separate  research  group,  shorter  investigations  with  human  saphenous 
veins  (1-4  days)  have  demonstrated  loss  of  cell  density,  apoptosis,  and  induction  of 










experiments  went  on  to  demonstrate  differential  expression  of  remodeling-associated 
genes  and  microRNAs,  increased  vasa  vasorum  density,  and  increasing  presence  of 
progenitor  cells  due  to  coronary  loading  conditions.  Another  creative  investigation 
demonstrated that a trans-wall oxygen gradient mimicking grafted conditions triggers cell 
proliferation in the vasa vasorum, which could be an upstream factor in restenosis [100]. 
To  the  best  of  our  knowledge,  two  CABG  tissue  culture  experiments  have 
incorporated  recreation of physiological  flow waves  into  their bioreactors. Voisard  and 




under  biomimetic  coronary  conditions,  demonstrating  medial  thinning,  endothelial 
denudation,  and  apoptosis  that  aligned  with  their  earlier  work  [101].  Further 









and eventual graft  failure.  In  this dissertation, we aim to understand why failures occur 
differentially across CABG tissues through (i) mechanical characterization and comparison 
of  graft  vessels  in  their  native  state  and  under  coronary  loads  (Chapter  2)  and  (ii) 
observation of early biological  response of graft vessels  subjected  to coronary  loads ex 
vivo to explore whether remodeling capacity is similar across graft vessels (Chapter 3). We 
then  aim  to  build  upon  that  knowledge  and  build  upon  previous  literature  to  improve 
adaptive  remodeling  of  graft  vessels  through  stepwise  manipulation  of  graft  loading 
conditions over an extended culture period (Chapter 6).  
In  most  previous  ex  vivo  tissue  culture  investigations,  precise  replication  of 














Figure  1.1  –  (A)  Diagram  of  heart  with  three  CABGs:  GSV  from  aortic  root  to  right 






























































Although  numerous  factors  contribute  to  the  differential  response,  the  mechanical 
mismatch of the grafted vessel with the host environment likely underlies a multitude of 








metric  to assess  the effects of  loading on  the  local mechanical environment of vascular 
cells, specifically intramural stresses that act in the circumferential and axial directions as 
well  as  flow  induced wall  shear  stresses  acting on  the  endothelial-lined  lumen  [8,122]. 
Biaxial mechanical testing, typically inflation and extension of a tubular tissue sample, and 
subsequent data processing in the framework of finite elasticity are necessary to quantify 








Currently,  the  most  common  tissue  sources  for  grafting  to  the  left  anterior 
descending coronary artery (LAD) include the internal thoracic (also known as the internal 
mammary)  artery  (ITA),  radial  artery  (RA),  and  great  saphenous  vein  (GSV) 
[13,18,102,113]. The anatomical and  functional  location of each graft vessel  (i.e.,  ITA, 
RA,  and  GSV)  along  the  vascular  tree  (Figure  2.1)  determines  the  native  mechanical 





muscular  structure  [127,128].  The  GSV  and  LSV  are  subjected  to  substantially  lower 
pressures  across  a  more  narrow  range,  giving  rise  to  a  venous  architecture  that  is 
structurally  and  compositionally  different  from  its  arterial  counterpart  [2,83,129–131]. 





clinical  studies  that  include  long-term  metrics  such  as  graft  patency  [18,110,113], 
 
24 
reintervention  rates  [107],  case-matching  [107,133],  and  meta-analysis  [13,18].  These 
studies identified the ITA as the superior performer in terms of clinical outcomes due to its 
anatomical position – descending from the subclavian and running very close to the heart 










sources,  particularly  under  pre-  and  post-grafting  loading  conditions,  correspond  with 
differences  in  clinical  outcomes.  To  this  end,  we  quantified  the  passive  mechanical 
response  of  the  healthy  porcine  LAD  and  a  host  of  candidate  vessels  used  as  LAD 
replacement grafts under uniform LAD loads. Obtained mechanical data were processed 
in  a  continuum  mechanics-based  framework,  enabling  prediction  of  each  vessel’s 
mechanical response under varied loading conditions. Vessel-specific mechanical metrics 
that account for changes caused by grafting were developed and found to correlate with 
















vessel  was  stored  in  a  sterile  solution  of  1%  phosphate  buffered  saline  (PBS)  and 
refrigerated  until  mechanical  testing  could  be  performed,  which  was  always  within  24 
hours of tissue dissection.  
2.3.2  Biaxial Mechanical Testing 















has  been  documented  historically  and  in  our  prior  work  [136,137].  Each  vessel  then 
underwent five cycles of pressurization for preconditioning, helping to ensure reproducible 
results. For data collection, pressure was increased from 20 to 200 mmHg at a constant rate 











s3500  (resolution of  20 m/pixel).  Image-Pro 6.0  image  analysis  software was used  to 























Neglecting  the  contribution  of  vascular  smooth  muscle  cells,  the  passive  mechanical 
properties  of  vessels  depend  predominantly  on  the  properties,  amount,  and  spatial 
arrangement of collagen and elastin in the vessel wall. Through mechanical testing, sample 
luminal  pressure  P   and  axial  stretch  z   were  controlled,  and  response  data  for  the 





















































  ,   [2.5] 
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   ,  [2.7] 
which after integration yields 
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The  constitutive  model  of  equation  [2.9]  is  a  microstructural  motivated  strain-energy 
function. The first collection of terms and material constant  0b  describe the isotropic, neo-
Hookean  contribution  of  an  elastin-dominated,  non-collagenous  extracellular  matrix 
[5,140–142]. The second term describes the anisotropic contribution of four collagen fiber 
families, where subscript  k denotes a particular family of fibers oriented at a mean angle 
of  k  with respect to the longitudinal axis with material constants  1kb  and  2kb . As shown, 
the  four-fiber  family  model  with  8  independent  parameters  gives  an  excellent 
representation of biaxial mechanical data without being over parameterized [143]. In this 
model, the contributions of passive smooth muscle cells to the overall mechanics have been 
neglected.  Considering  the  circumferential  or  diagonally  oriented  smooth  muscle  cell 
orientation [144], the effect is difficult to isolate from the dominant anisotropic collagenous 
structure [145]. In this model  1  = 90 deg represents circumferentially oriented fibers, and 
2   =  0  deg  represents  axially  oriented  fibers.  Additionally,  3 4      represents 
diagonally oriented fibers, with the value for   obtained from the model. Accordingly, 
the stress-like and dimensionless parameters for these fiber families are equivalent so that 









































Inc) using  the  lsqnonlin subroutine. The  lower and upper  limits of  the parameters were 




value  of  in  situ  pressure  for  the  LAD,  ITA,  RA,  GSV,  and  LSV  was  taken  from  the 













interface  with  Q  Capture  (QImaging).  Each  tested  tissue  was  imaged  at  4-6  different 





[147].  In  an  effort  to  maintain  consistency  across  samples,  unstained  pixels  were  not 
considered, and threshold values were fixed. Black pixels were quantified using a bandpass 
filter  from  Brightness  0  –  83;  blue  pixels  were  quantified  using  a  bandpass  filter  from 
Brightness 83 – 255 and Hue 33 – 230; and red pixels were quantified using a bandpass 
filter from Brightness 83 – 255 and bandstop filter from Hue 33 – 230. Thus, the sum of 


























































Likewise,  the  normalized  difference  between  ( IS )  and  that  same  vessel  used  as  a 























































Summing  the  above  expressions  generates  three  overall  mechanical  remodeling  utility 
scores 









The  microstructure  of  the  vessels  used  in  our  comparative  analysis  varies 
considerably in spatial organization between anatomical locations, a feature reflective of 
its functional and native environment (Figure 2.2, Figure 2.3). Of note, the proximal LAD 







graft vessel and the LAD ( e =0.14 ± 0.12) was for the ITA ( e =0.30 ± 0.08) (Figure 2.3) 
while the collagen and smooth muscle fractions of the RA ( c =0.15 ± 0.07;  smc =0.80 ± 
0.10) and GSV ( c =0.18 ± 0.08;  smc =0.74 ± 0.08), were found to be statistically different 
than the LAD ( c =0.34 ± 0.06;  smc =0.52 ± 0.06). 
2.4.2  Zero Stress State and Material Parameters 
Table  2.1  shows  the  measurements  obtained  for  the  stress-free  configuration  of 









2.2.  Parameter  11b ,  representing  the  stress-like  parameter  in  the  exponential  form  for 
circumferentially  oriented  fibers,  is  significantly  lower  for  the  LSV  than  other  vessels. 


















Table 2.3. Compliance values however, were not  found  to have  statistical  significance. 
When comparing the axial force-axial distension at in situ pressures, the LAD fell within 
the group of tested blood vessels (Figure 2.4B) and the only statistically different in situ 






























24.5  kPa)  compared  to  the  LAD  (
IS
z =51.3  ±  10.4  kPa)  (Figure  2.4D;  Table  2.3). 
Collectively, the differences in structural and mechanical properties were normalized and 
plotted for all vessels at in situ states compared to the LAD as indicated by Ξ in Figure 2.5. 
Using  this  approach,  the  ITA  ( =0.90  ±  0.34)  is  the  best  overall  match  to  the  LAD 
followed by the RA ( =3.61 ± 0.44), LSV ( =3.84 ± 0.69), and GSV ( =4.44 ± 1.47). 
2.4.4  Grafted Structural and Mechanical Values 
Using  a  uniform  prescribed  mean  pressure  of  100  mmHg  and  the  axial  force 
measured for the LAD of 0.4 N to approximate coronary loading conditions for the graft 
tissue, deformed inner radius and compliance, circumferential stress and axial stress were 
















=1.91  0.67 mm).  The  LSV  ( ISc =0.89   0.61;  Gc =0.23   0.04 10-6m2/kPa)  also  had  a 















increased  circumferential  stress.  The  overall  differences  in  structural  and  mechanical 







Landmark  clinical  studies  have  identified  the  existence  of  a  performance 






loading  environment  of  the  coronary  vasculature  (Figure  2.4).  While  remodeling  is 
nominally an adaptive process that restores homeostasis, the mechanical, compositional, 
and  geometrical  incongruities  between  the  grafted  and  adjacent  tissues  can  lead  to 
deleterious outcomes  that compromise  lumen patency.  In  fact, a plot of  the normalized 
difference in mechanical properties metrics –  and Ξ – versus first year CABG failure 
rate (Figure 2.6) suggests a positive relationship between graft failure rate and mechanical 
deviations.  Further,  our  important  findings  suggest  that  a  range  of  unique  mechanical 
conditions  exist  for  each  of  these  tissues  in  situ  and  for  their  graft  environment. 
Collectively, this information will help guide surgeons towards optimal tissue sources for 







to  initiate  candidate  vessels  for  transplantation.  This  fortunate  selection  criterion 
conveniently provides a common basis for comparison between grafts in situ and can be 

















where  Q  is the mean volumetric flow rate and    the dynamic viscosity of blood [2].  It 
should  be  noted  that  the  GSV  graft  will  also  experience  an  increase  in  Q     upon 





the  in  situ  to  the  grafted  environment  is  indicative  of  the  nonlinear  pressure-radius 
relationship [152]. The latter emphasizes the importance of accurate structure-based strain 
energy  function  as  presented  in  [2.9].  It  is  not  surprising  that  the  ITA  has  a  similar 
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we  did  not  find  statistical  significance  between  opening  angles  of  our  tissues.  It  is 
surprising, however, to see that the magnitude of mean circumferential stress differed so 
dramatically between graft tissues in situ and that the RA, GSV, and LSV had much higher 
stresses  in  the  axial  direction.  Although  the  passive  state  of  the  smooth  muscle  cells 














 ≈  22  kPa)  [154].  Enigmatically,  the  axial  stresses  were  much  higher  than 








need  to  be  evaluated  more  extensively  for  venous  structures  [136].  It  is  interesting 
enforcing volume preservation and axial extension could be used to decrease inner radius 
and increase compliance and circumferential stress. While application of axial distension 




In  this  work  we  have  initiated  two  competing  hypotheses  that  underlie  the 
mechanical  analysis  of  vessels  used  for  the  CABG  procedure  that  likely  contribute  to 
differential outcomes: 1) Ξ, a comparison of a graft vessel in situ to the LAD in situ, or 2) 
, comparisons of a graft vessel in situ to that same vessel under conditions of the LAD. 











Ξ  and    would  appear  to  be  reversed.  We  do  know  however,  that  the  normalized 
contribution of each of the individual parameters that make up Ξ (i.e., ri ,  c ,   ,  z ), 




scenario  since  the  underlying  cause  of  clinical  failures  are  not  isolated  to  mechanical 
reasons,  yet  it  may  provide  insight  into  the  importance  of  these  two metrics.  The  high 
slopes of the linear fits used in Figure 2.6 suggest inner radius and axial stress as major 
contributors  to  clinical  failure  rates.    The  latter  observation  is  profound  since  surgical 
guidelines for the CABG procedure recommend against applying axial loads. The answer 
to these questions and more will undoubtedly improve as clinical reports for other vessels 
(e.g., gastroepiploic or  inferior  epigastric  artery) becomes available and are matched  to 
mechanical data. 
An  important  distinction  between  our  in  vitro  study  that  considers  vessels  as 
replacement tissues for the LAD and the actual CABG procedure lies in how axial loads 
are  applied.  Current  surgical  guidelines  for  the  CABG  procedure  advise  against  using 









of  our  stress-mediated  growth  and  remodeling  hypothesis  described  in  the  introduction 
aimed at  restoration of  in  situ  axial  stresses.   Regardless,  the  analysis described herein 
simplifies a complicated clinical procedure that involves bending and buckling instabilities 







which  will  determine  the  adaptability  of  the  candidate  tissues  to  new  environments 
[157,158]. We hypothesize that adaptability is dependent upon cellular function and the 
current  state  of  the  extra  cellular  matrix.  In  these  future  investigations,  the  grafted 
conditions  applied  by  the  ex vivo  culture  device  will  provide  a  prolonged  remodeling 
stimulus, which we expect will lead to growth and remodeling within the cultured vessels. 
However, it is not clear whether vessels will continue to seek their initial homeostatic stress 
state  indefinitely,  take  on  a  stress  objective  of  a  coronary  artery,  or  a  hybrid  of  both 
conditions.  Furthermore,  we  will  utilize  a  predictive  mathematical  approach  of  the 
remodeling required to regain homeostasis and compare to experimental vascular cultures.  
While  this  investigation  is  focused  on  analyzing  autologous  CABG vessels,  the 




above methodology  can  give  a more  rigorous mechanical  analysis of  tissue  engineered 




be  identified,  utilization  of  the  current  methods  for  mature  vascular  grafts  could  aid 
researchers in developing more functional TEBVs with quiescent properties [161]. If the 
aforementioned  grafts  are  to  be  used  for  grafting  applications  such  as  CABG  where 
mechanical compatibility is paramount, it will be important to elucidate how the vessels 
develop  a  homeostatic  state  as  it  is  influenced  by  biaxial  loading.  Moreover,  ex vivo 
investigations under controlled mechanical stimuli could potentially allow researchers to 
define the homeostatic stress state for TEBVs. This would facilitate the creation of artificial 
grafts  compatible  with  any  mechanical  loading  conditions  and  thus  any  anatomical 
location.  
2.5.3  Limitations 









representing  the  mean  values  experienced  by  the  LAD.  This  does  not  account  for  the 
constant  variation  in  stresses  and  strains  caused  by  hemodynamic  pulsatility  and 
contraction of  the myocardium. We also point out  that all vessels were harvested  taken 
from  healthy,  young  pigs  and  that  these  vessels  which  would  likely  experience  altered 
mechanics in disease and aging [162,163].  
Of further note, histological differences exist between the proximal (Figure 2.2A) 
and  distal  (Figure  2.2B)  sections  of  the  LAD  coronary  artery  due  to  the  significant 






the  LSV,  a  tissue  that  does  not  exist  in  the  human  but  has  applicability  in  veterinary 
medicine and laboratory studies (Figure 2.1). Moreover, the zero-stress state measurements 
were  performed  following  mechanical  testing  therefor  the  supra-physiological  loading 
conditions could potentially have an effect on opening angle measurements. This is likely 
a  small  contribution  but  one  that  should  be  considered  in  future  work.  Lastly,  this 
investigation  focused  on  the  passive  mechanics  of  the  potential  graft  tissue.  In  highly 
muscular blood vessels such as the RA, GSV, or LSV, the stress state depends on smooth 









extent  that  remodeling  must  occur  in  the  grafted  environment  and  provides  supportive 
evidence for the differential performance of CABG grafts. The results of the current study 
are  consistent  with  vessel-specific  variations  in  clinical  success  rates  and  provides  the 
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LAD  13.8 ± 1.53  10.4 ± 1.45  70.1 ± 12.5  0.88 ± 0.11 
ITA  13.4 ±  0.9  10.8 ± 0.86  44.9 ± 18.2  0.55 ± 0.06* 
RA  8.70 ± 1.63*  4.65 ±  1.21*  45.2 ±  26.4  0.87 ± 0.06 
GSV  9.84± 2.32*  6.06 ± 1.74*  51.5 ± 25.0  0.84 ± 0.05 





















b     [°]  Residual 
LAD 3.47 ± 2.83  18.7 ± 12.7  1.81 ± 2.92  1.96 ± 1.88  3.15 ± 2.08  7.51 ± 10.8  3.98 ± 1.4  40.5 ± 10.0  0.73 ± 0.34 
ITA  17.5 ± 17.0  17.2 ± 5.74  0.34 ± 0.11  4.52 ± 3.70  3.38± 2.42  22.7± 30.6  4.05 ± 2.26  34.1 ± 13.2  0.52 ± 0.15 
RA  5.17 ± 8.16  7.98 ± 11.3  0.64 ± 0.78  17.8± 10.8*  4.19 ± 2.02  17.8± 27.6*  3.73 ± 2.82  35.3 ± 4.98  0.52 ± 0.12 
GSV  4.40 ± 5.85  6.95 ± 4.98  1.75 ± 2.93  14.0 ± 10.6  3.93± 3.16  24.5 ± 33.6  4.46 ± 2.55  37.7 ± 14.3  0.74 ± 0.23 























LAD  100  0.4   2.29  0.38  0.32  0.11  1.31 ± 0.26  1.33 ± 0.02  66.7 ± 39.3  51.3 ± 10.4 
   In Situ Loads In Situ Structure In Situ Stretch In Situ Stress 
ITA  100  0.35   1.98 0.13  0.39  0.13  1.17 ± 0.11  1.22 ± 0.07  67.1 ± 14.7  64.4 ± 17.2 
RA  80  0.33   0.9  0.15  0.09 0.04  1.16 ± 0.23  1.17 ± 0.07  14.3± 3.12§  65.1 ± 34.2 
GSV  20  0.26   0.700.39§  0.17  0.12  0.93± 0.09§  1.24 ± 0.10  3.66± 0.67§  46.1 ± 44.7 
LSV  20  0.16§  1.540.73§  0.89  0.61  1.12± 0.14§  1.34 ± 0.17  7.40± 3.36§  28.6± 24.5§ 
  Grafted   Loads Grafted Structure Grafted Stretch Grafted Stress 
ITA  100  0.4  1.97  0.13  0.38  0.13  1.17 ± 0.11  1.24 ± 0.07  67.9 ± 15.6  75.7 ± 14.3 
RA  100  0.4  0.92 0.12*  0.10  0.06  1.17 ± 0.17  1.21± 0.05*  17.2± 4.00*  79.3 ± 20.1 
GSV  100  0.4  1.10 0.28*  0.15  0.05  1.12± 0.14*  1.25 ± 0.09  22.8± 5.71*  93.5 ± 39.7 



































Figure 2.4 – Representative plots at  in  situ conditions of  (A) pressure-inner  radius  (B), 
axial  force-stretch,  (C) circumferential stress-stretch, and (D) axial stress-stretch for  the 















































and  the  great  saphenous  vein  (GSV),  and  evaluated  samples  acutely  (6  hours)  and 













depending  on  the  source  tissue  used  for  the  graft,  with  approximately  6%  of  400,000 
procedures  per  year  experiencing  some  sort  of  failure  in  the  first  12  months  [11,14]. 
Although vascular cell activity is vital to healthy remodeling, graft failure is often the result 
of  intimal  hyperplasia,  whereby  a  complex  remodeling  cascade  of  smooth  muscle  cell 
 
56 
(SMC)  differentiation,  migration,  and  proliferation;  extracellular  matrix  (ECM)  protein 







organization  of  blood vessels  in  response  to  hemodynamic  loads.  The  resulting  mature 
vascular  tissues  are  optimized  with  respect  to  their  specific  loading  conditions 
[120,167,168]. While  the number of CABG failures  remains unacceptably high,  for  the 
majority of current CABGs to be successful one of the following must be true: (i) vessels 
can function effectively in loading conditions for which they may not be developmentally 
optimized  or  (ii)  vessels  adapt  to  chronic  changes  to  their  environment.  Others  have 
reported long-term compensatory changes in grafts that are successful [52,169], supporting 
the  validity  of  (ii).  This  adaptation  hypothesis  assumes  that  vascular  cells  within  graft 
vessels  sense  and  respond  to  chronically  altered  mechanical  loads,  which  has  been 
theoretically  accepted  for  decades  and  corroborated  in  a  wide-range  of  experiments 
[29,32,46,47,170–173].  Separately,  evidence  suggests  that  vascular  cells  in  discrete 
vessels,  arising  from  different  embryological  origins,  do  not  function  uniformly  and 



















Vascular  cell  adhesion  molecule  type  1  (VCAM1 gene)  is  an  endothelial  marker  that 
responds to flow and is implicated in inflammatory processes as a precursor to neointima 









ex vivo perfusion  bioreactor.  We  hypothesized  that  inherent  differences  exist  in  each 
vessel’s response to altered stimuli and thus their ability to remodel in response to CABG. 
























of  the  vessel  and  incubation  for  8  minutes  at  37  C.  After  incubation,  the  collagenase 
solution  within  each  vessel  was  decanted  into  15mL  centrifuge  tubes,  and  DMEM 





cell  populations  were  confirmed  at  day  7  using  immunofluorescent  images  of  platelet 





mechanical  agitation.  After  incubation,  samples  were  removed  from  tubes,  and  the 
loosened adventitia removed with forceps and returned to tubes of collagenase solution. 













fresh  DMEM  with  10%  FBS,  and  plated  for  culture  with  collagen-coated  coverslips. 
Fibroblast  populations  were  confirmed  with  confocal  microscopy  at  day  7  using 
immunofluorescent images of Fibroblast-Specific Protein 1 (FSP1/S100A4) and DAPI on 
the Zeiss LSM 510 confocal microscope. 
Cell  cultures  were  assessed  qualitatively  using  an  inverted  phase  contrast 
microscope with CCD camera. Proliferation was quantitated using the Roche 5-Bromo-2’-
deoxy-uridine  (BrdU)  Labeling  and  Detection  Kit  I  according  to  the  manufacturer’s 
instructions  (Roche  Diagnostics  GmbH, Mannheim,  Germany).  Briefly,  after  7  days  of 
culture, 3 uL BrdU per mL medium was added to plates containing coated coverslips for 
3h.  After  labeling,  coverslips  were  rinsed  thrice  in  PBS  and  fixed  in  Ethanol/Glycine 
fixative solution at  -20 C for 30 minutes,  then rinsed  thrice more  in PBS. For staining, 
coverslips were covered with 100 uL anti-BrdU diluted 1:10 with Incubation Buffer (both 





















ITAs,  RAs,  and  GSVs  were  cultured  in  the  ex vivo perfusion  bioreactor  with 























configurations run  three  times. Fluorescence  threshold (300 RFU) was set  the same for 












group.  All  cultured  groups  have  sample  size  n=3;  for  t0  samples  n=6.  Two-tailed,  two 
sample, Student’s T-tests assuming unequal variance were conducted at α = 0.05 between 





(n=6)  immediately  after  animal  sacrifice  (Figure  3.2).  Overall,  basal  gene  activity  was 
similar across the four vessel types, with certain notable differences. COL3A1 (p=0.030) 
was the only gene found to be statistically lower when comparing basal gene expression of 




















46  of  67  observed  cells,  respectively)  than  LAD  and  ITA  (141  of  396  and  66  of  410, 
respectively). Proliferation rates appeared relatively similar for medial cells of observed 
LAD, RA, and GSV samples (89 of 202, 27 of 48, and 108 of 214, respectively), but ITA 












when  compared  the  IS  culture  conditions.  The  ITA  had  significantly  higher  COL3A1 
 
65 


















GSVs contain  a  thick muscular media with well-organized cell  nuclei, often  folding  in 
histological  sections.  In RAs and GSVs a  single  internal elastic  lamina was prominent. 
Despite differences in gene expression, IS cultured vessels were morphologically similar 
when comparing between acute to 7 d time points for any given vessel (Figure 3.6, middle). 


















adapt  to  chronic  mechanical  changes.  Gene  expression  of  seven  genes  associated  with 
vascular  remodeling  were  evaluated  as  a  proxy  for  activated  remodeling  pathways  and 
downstream  remodeling  outcomes  while  histological  staining  provided  qualitative 
evidence of morphological changes due to ex vivo culture conditions.  
Our previous work quantified the homeostatic mechanics of  the LAD, ITA, RA, 





ex vivo culture  relating  to  CABG  [52,83,97,98,100,184,185].  These  tissue-level  culture 
studies allow for specific mechanical loading conditions and natural interactions between 
cell-types  that are not possible  in  flat-plate culture  studies. Most  tissue  cultures  studies 
however, have focused almost exclusively on saphenous veins due to the  implication of 
vein grafts in many CABG failures, and each investigation focused on different aspects of 
graft  remodeling:  viability/apoptosis  [97],  shear  stress  versus  pressure  [52],  cell 




The  degree  towards  which  coronary-like  culture  conditions  drive  pathological 
remodeling in both the RA and GSV was surprising. Specifically, RAs and GSVs, (to a 




and  pathological  remodeling.  A  functioning  endothelium  plays  a  critical  role  in  SMC 
phenotype modulation and the denudation process is known to cause intimal hyperplasia, 






This  observation  has  important  implications  with  adventitial  fibroblasts  and  progenitor 
cells playing critical roles in remodeling of vascular grafts [190].  
We  anticipated  that  ITA,  RA,  and  GSVs  exposed  to  LAD  pressure  and  flow 
conditions would experience an acute, pathological deviation in the expression of many of 
our  genes  compared  to  their  matched  IS  culture  conditions  followed  by  an  eventual 
restoration  of  basal  levels  as  tissues  restore  homeostasis.  This  effect  was  observed  for 
Col3A1 and FN1 genes for all vessels and to a lesser extent MMP2 (ITA and GSV only) 
and TIMP1 (RA and GSV only). In contrast, SERPINE1 and TGFB1 continued a path of 





cultures  of  RA  and  GSVs  under  LAD  flow  conditions.  Despite  this,  sufficient 
concentrations of RNA were procured from pre- and post-culture cell populations for data 
analysis. Comparisons between IS and LAD cultures of RA and GSVs also support  the 
approach  that  long-term  ex  vivo  conditioning  in  a  bioreactor  should  use  a  stepwise  or 
ramping approach to transition from in situ to coronary like media dynamics [84,94]. This 
approach  has  been  shown  to  generate  stable  solutions  and  prevent  maladaptation  in 
computational simulations of vein remodeling [191].   













In  theory,  this experimental design should allow for clear  identification of early 
remodeling  pathways  stimulated  by  CABG  as  the  bioreactor  was  designed  to  perfuse 
vascular tissue with pressure and flow levels equivalent to the coronary circulation or any 
other desired loading conditions. However, vessels were unavoidably exposed to random 




or histology for  these groups. Unsurprisingly  that was not  the case with 52.4±7.27% of 
genes different after 7 d of IS culture conditions compared to their basal (freshly harvested) 
expression levels. This could be due to a number of factors: substitution of blood for culture 














the  result  of  chronic  deviation  from  homeostasis.  Moreover,  some  but  not  all  of  these 
remodeling-associated pathways were differentially activated across our three graft vessel-
types,  which,  together  with  differing  observed  rates  of  cell  proliferation,  suggest  the 
possibility of differential propensity for vascular remodeling and adaption when used for 

















In Situ  Coronary 
 
P (mmHg)  Q (mL/s)    P (mmHg)  Q (mL/s)   
LAD  102  0.52  1.33 
102  0.52  1.33 
ITA  100  0.76  1.22 
RA  94  0.19  1.17 


































Figure  3.1  –  Parallel  ex vivo pulsatile  perfusion  bioreactors 




































Figure  3.5  –  Comparison  of  remodeling-associated  gene  expression  changes  in 
ITA, RA, and GSV samples as a result of acute (6h) and prolonged (7d) ex vivo 




























and  relaxation  of  the  heart  and  the  coordinated  opening  and  closing  of  valves.  These 
pulsatile waves are augmented by the resistance, compliance, and inertance properties of 
the  vasculature  resulting  in  unique  hemodynamic  characteristics  present  at  distinct 
anatomically  locations.  In  vivo  the  hemodynamically  generated  loads,  transduced  as 
physical signals into resident vascular cells, are crucial to the maintenance and preservation 
of healthy physiology. Failure to recreate biomimetic loading in vitro however, can lead to 
pathological  gene  expression  and  aberrant  remodeling.  As  a  generalized  approach  to 
improve native and engineered blood vessels, we have designed, built, and tested a pulsatile 
perfusion bioreactor based on the concept of biomimetic impedances. Here the elements of 
an  incubator-based  culture  system  were  formulaically  designed  to  match  the  vascular 
impedance of a brachial artery using a 5-element electrohydraulic analog that incorporates 
both inherent (systemic) and added elements. Using freshly harvested saphenous veins, the 
relative  expression  of  seven  known  mechanically  sensitive  remodeling  genes  were 
analyzed  using  quantitative  polymerase  chain  reaction  (qPCR)  after  6  h  exposure  to 
different arterial or venous-like waveforms. While most genes were sensitive to differences 
between venous and arterial conditions only Plasminogen Activator Inhibitor (PAI1) was 
differentially  expressed  across  distinct  arterial-like  waveforms.  Our  analytical  and 






and  a  palpable  pressure  was  once  considered  to  be  the  most  fundamental  sign  of  life 




extra cellular matrix  turnover and assorted cell-fate processes  that are  fundamental  to a 
healthy physiology [58,67,195,196]. As a result, inter- and intra-species comparisons of 





Normal  physiological  hemodynamics  encourages  basal  gene  expression  and  protein 







  An ever growing body of evidence suggests  that  tissue culture can be used as a 
means to experimentally isolate and test native blood vessels, improve engineered grafts, 




regulation  of  the  culture  media  fluid  dynamics  and  the  preservation  of  a  sterile  but 
physiological  environment  [202].  The  latter  is  aided  by  a  minimalist  approach  to  the 
hardware design while  the  former  requires  a  sound  theoretical  framework with a priori 
knowledge  of  native  conditions.  The  electro-hydraulic  analogy  pioneered  by  William 
Henry  Preece,  provides  a  convenient  methodology  enabling  a  seamless  translation  of 
culture  media  fluid  dynamics  into  electrical  circuits  [86,88].  Here  the  voltage,  current, 
resistance, capacitance, and inductance are represented as pressure, volumetric flow rate, 
hydraulic  resistance,  compliance,  and  inertance  respectively.  Impedances,  which  are 
commonplace  in AC circuit  analysis,  can  then be used  to  represent  the opposition of  a 
hydraulic circuit to fluid flow [192]. The simplicity of this analogy, and the abundance of 





numerous  mammalian  species  is  presented  here  that  includes  the  phasic  relationship 
between  blood  pressure  and  flow  [44,84,96,99,185,197–201].  Simultaneously  recorded 









to  the  system  pulsatile  volumetric  flow  was  generated  using  a  custom  designed,  gear-









after  6h  of  exposure  to  different  media  pressure  and  flow  conditions.  This  approach 
permitted comparisons of perturbed media dynamics that could be isolated from the acute 
effects  of  surgical  procedures.  Seven  genes  expressed  by  endothelial,  smooth  muscle, 
and/or fibroblast cells that are widely accepted to be mechanosensitive and implicated in 
early  vascular  remodeling  were  studied:  collagen  III  (Col  3),  matrix  metalloprotease  II 
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         [4.1] 
where  ( )nq t  and  ( )np t  are the pressure (mmHg) and flow (ml/s) at discrete time  nt  and  
( )kQ    and  ( )kP    the  corresponding  pressure  and  flow  at  a  frequency  k .  Here 
 2k k NT  , where  N  are the total number of samples and T  the sampling interval.  
Likewise, the inverse discrete Fourier transform is 
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         [4.2] 
and can be used to rebuild the time-domain signal from the frequency domain. Equations 
[4.1]  and  [4.2]  can  be  converted  from  the  complex  exponential  form  to  trigonometric 
functions using Euler’s identity,     cos sink nj t k n k ne t i t
    . This form is also included 
here as it can be used to provide an intuitive interpretation of media dynamics. Henceforth 
the subscripts  k  and  n  are omitted for brevity. 
  Equation  [4.1]  results  in  a  complex  number  that  contains  both  real      and 
imaginary     parts. For this, the magnitude and phase angle for the flow signal can thus 
be calculated using  
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and likewise calculated in a similar manner for   P   and   P  . 
4.3.2  Vascular Impedances 
Vascular  impedance  in  the  vascular  system  is  defined  as  the  measure  of  the 
opposition to pulsatile flow when a pulsatile pressure is applied. Stated succinctly it is the 
ratio of the complex quantities  





     ,
P
Z Z P Q
Q

   








, ,R C L
j





       [4.6] 






that  the magnitude of  impedance decreases while  the phase  initially decreases and  then 





form  best  represents  the  impedance  spectrum  of  the  brachial  artery  while  presenting  a 
realistic  physical  incubator-based  system  with  tunable  parameters  [86,87,204].  An 
additional advantage is realized when frequency limits are tested analytically in order to 
reduce the number of variables.  
  In  this  circuit  design  we  include  both  inherent,  or  systemic,  ( s )  values  of 
components and those added ( a ) by individual design elements. A pictorial representation 
of the electrical circuit with corresponding hydraulic elements is shown in Figure 4.2. The 
systemic and added downstream resistances are in series so that  1 s aR R R  . Likewise, 
the value of the two compliances in parallel are additive so that we can reduce these to a 
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Although  the values of  sR ,  sC ,  and  sL  were  required by  the physical demands of  the 
culture  hardware  configuration  (e.g.,  length/compliance  of  tubing,  fittings,  etc),  the 
variables  1R  (by virtue of  aR ),  2R ,  C  (by virtue of  aC ), and  aL  of equation [4.8] were 
chosen in order to minimize the difference between the desired [4.5] and theoretical [4.10] 
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   ,  [4.11] 
and  we  see  that  values  of  both  1R   and  2R   can  be  found  directly  from  the  measured 
impedance magnitude leaving only C  and  L  to be determined via regression. We can also 
see that 
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and calculated from [4.14] (Figure 4.5 a-b) noting that  0sR  ,  0aR  , and  2 0R  . Except 
where otherwise noted, our design used 0.64 cm inner diameter Masterflex PharMed BPT 
tubing  (Cole-Parmer,  Vernon  Hills  IL)  and  biologically  inert  tube  fittings.  Using  a 













with  R  the length of the resistive element,   , the dynamic viscosity of the media, and  Rr  
the inner radius of the resistor. For the most part, equation [4.15] provided guidance only 
in the gross design of the system while the accuracy of the equation depends on how closely 
the  physical  conditions  match  the  set  of  assumptions.  Maintaining  laminar  flow,  for 
example,  is  important  to  the  linearity  of  R   but  as  a  pinch  valve  closes,  the  Reynolds 













  ,  [4.16] 
where dV  is the change in volume of the compliant element for a given change in pressure. 
Two compliances in parallel form the total compliance, where  0sC   due to the elasticity 




















  ,  [4.17] 
where    is the density of the fluid,  L  the length of the inductor, and  Lr  the inner radius. 













drive  frequency  was  set  to  1/3  the  fundamental  frequency.  Ignoring  edge  effects  and 
















   ,  [4.18] 
where  td  is the tubing inner diameter and  t  the length between rollers (2 cm). Assorted 
diameters of Masterflex PharMed BPT tubing were used in the roller pump heads to meet 
the volumetric flow requirements. A camming mechanism, once disengaged, allowed for 
detensioning  of  the  timing  belt  permitting  free  rotation  of  the  harmonic  channels.  The 
harmonic channel phases were then set by aligning a single roller of that channel with a 
roller of the fundamental frequency and advancing, or retarding, the phase to match the 


























through  quantitative  real-time  polymerase  chain  reaction  (qPCR):  Col  3  (F: 
GCGGTGACAAAGGTGAAACC,  R:  GGCTACCTACTGCACCTTGG),  FN  1  (F: 
TGGGGATACCTGGAGCAAGA,  R:  GCCTCTCACACTTCCACTCC),  PAI  1  (F: 
CCTAACCAGGCGGACTTCTC,  R:  CATGCGGGCTGAGACGATAA),  VCAM  1  (F: 
CGCTGGTCATGAATCCCGTT,  R:  ATCTCTGGGTCCTTGGGGAA),  MMP  2  (F: 
CCTGATCTGGACCCCGAAAC,  R:  TATCCATCTCCGTGCTCCCA),  TGF  1  (F: 
CTAATGGTGGAAAGCGGCAA, R: CCCGAGAGAGCAATACAGGTT), TIMP 1 (F: 
CACCTGCAGTTTTGTGGCTC,  R:  GGGATGGATGTGCAGGGAAA).  Vessels  were 
snap frozen on dry  ice and stored at  -80 C either  immediately after dissection or at  the 
















For  each  combination  of  gene  and  experimental  condition  (e.g.,  GSV  Col  3), 






  The  BrA  pressure  and  flow  waveforms  were  digitized  using  the  ImageJ  (NIH) 
“Figure Calibration” plugin and the MATLAB Fast Fourier Transform (FFT) command 
used to identify the magnitude and phase for the steady, fundamental, and harmonics of the 







  The  decreasing  impedance  magnitude  and  negative  phase  angle  of  the  BrA 
provided guidance for the form of the elector-hydraulic analogy and bench-top impedance 
configuration.  Here,  a  5-element  model  was  found  to  best  represent  both  the  BrA 
impedance and a realistic incubator-based setup (Figure 4.2). Comparisons to other model 
configurations are otherwise omitted for brevity. The form of this configuration enables a 
direct calculation of  1R  and  2R  (equation [4.11]), leaving only  C  and  L  to be estimated 
via  regression.  However,  to  determine  the  breadth  of  application  for  this  model,  a 
parameter sensitivity study was also performed as illustrated in Figure 4.3.  
  The physical system, first represented by the electrohydraulic analogy (Figure 4.2), 
is  realized  diagrammatically  in  Figure  4.4.  The  nominal  system  resistance  was  slightly 
nonlinear (i.e., a line with nonzero slope in the  R  vs.  q  plot) with a maximum value of 6.7 
mmHg·s/ml for the range of volumetric flows tested during calibration (triangles – Figure 
4.5a). The value of  R  was comparatively low so that the majority of the desired resistance 
was  still  generated  by  the  valve  and  not  systemically.  The  plate  (linearized)  valve 
demonstrated a nearly linear resistance that increases with decreasing orifice area (Figure 
4.5a).  In contrast,  the standard pinch valve demonstrates an extensive nonlinearity with 
decreasing  orifice  area  (Figure  4.5b).  The  valve’s  rotational  position   ,  was  used  as  a 
qualitative  descriptor  that  relates  to  the  orifice  area  but  this  exact  relationship  was  not 
solved directly.  
  The systemic compliance was found to be constant at  sC =0.0059 ml/mmHg up to 
300 mmHg for the nominal length of tubing,   =144 cm (Figure 4.5c) and increases to  sC
=0.010  ml/mmHg  when  the  tubing  length  was  doubled  (data  not  shown).  Thus  system 





compliance  chamber  (around  a  100  mmHg  operating  point)  were  similar  to  those 
determined using the ideal gas law. Further, the average system inductance was found to 
be  sL =0.363±0.103 mmHg·s
2/ml  for  frequencies  ranging  from 4.73  to 15.8  rad/s. This 
experimental value was similar to the theoretical value ( sL =0.336 mmHg·s
2/ml) for the 
systemic length and diameter of tubing ( L  =144 cm,  Lr =0.32 cm). We note that compliant 
tubing was used in the estimation of inductances thus the true value may be augmented in 






  All systemic values of the electro-hydraulic analogy,  sR ,  sC ,  sL , were fixed in the 
















MMP  2  (p=0.036),  FN  1  (p=0.001),  and  TIMP  1  (p=0.033)  gene  expression  when 
comparing  vessels  exposed  to  GSV  waveforms  to  those  experiencing  LCA-like 
waveforms.  PAI  1  was  the  only  gene  that  was  found  to  be  differentially  expressed  by 
vessels exposed to BrA-like conditions compared to LCA conditions (p=0.008). However, 
PAI  1  (p=0.002),  VCAM  1  (p<0.001),  and  TGFB  1  (p=0.002)  were  all  found  to  be 
statistically significant when comparing acute gene expression  levels of  freshly  isolated 














electro-hydraulic analogy consisting of  resistors,  capacitors, and  inductors  implemented 
[85]. The chosen configuration represents the data well while serving as a guide towards 
the design of  implementable hardware  elements. Our  semi-distributed elemental  design 
considers separately the inherent, but significant, contribution of the systemic properties of 
our culture hardware to the total hydraulic circuit from those desired properties contributed 












electro-hydraulic  impedance  approach  into  in vitro  systems  [44,84,96,99,185,197–201]. 
The work of Kung and Taylor provided a  framework  for  the  recreation of  the vascular 
hemodynamics  using  customized  impedance  modules  in  a  bench  top  system  [92].  The 







using  the  impedance  matching  approach  for  a  brachial  artery  and  to  compare  vessels 
exposed to multiple vascular waveforms. This approach permits future investigations to 
isolate and delineate specific media pressure and flow wave components to ascertain what 
is  fundamental  in  the  design  of  vascular  perfusion  studies.  Another  advantage  is  the 
scalability  of  our  system  in  terms  of  both  size  and  cardiac  frequency.  The  capacity  to 
include higher biomimetics from species with accelerated heart rates (e.g., rodent models) 
is  readily  adaptable  into  our  design  approach  thus  providing  an  opportunity  to  study 
numerous transgenic models of vascular disease while isolating conditions of interest.  
  Fundamental to the design of our perfusion bioreactor was the seamless transition 







the  desired  impedance  spectrum  while  recreating  a  reasonable  incubator-based 
configuration, the 5-element electrohydraulic analogy described herein was the best fit and 










transitioning  from  a  venous  to  arterial-like  fluid  dynamics).  The  pump  design  was 
motivated  by  a  literal  interpretation  of  the  Fourier  series  approach  to  hemodynamic 
waveform analysis whereby volumetric flow can be broken down into individual sinusoids. 
In similar fashion, all resistances were adjustable without exposing the culture media to 
contamination.  Still  certain  nominal,  or  “system”  properties  were  created  through  the 
connectivity of such a culture system. In many models, such properties would be lumped 
together. However, we  found  that distributing  the  inherent  system parameters  from  the 
added ones enabled a more realistic approach to the overall system design while allowing 
for calibration and refinement of these individual elements.  In  terms  of  both  compliance 
and inductance the nominal values of these parameters were significant and could not be 












coronary  and  peripheral  artery  bypass  grafting.  Although  this  vessel  has  similar  inner 





flow.  From  the  contemporary  literature,  one  would  expect  altered  expression  of  many 
mechanically  sensitive  genes  when  comparing  arterial  to  venous  pressure  and  flow 
conditions.  In  fact,  almost  all  of  the  genes  studied  were  differentially  expressed  using 
arterial-like  waveforms  when  compared  to  venous  ones.  Interestingly,  only  PAI  1  was 
affected when comparing GSVs exposed to LCA conditions compared to GSVs exposed 





   It  was  observed,  however  that  when  comparing  the  gene  expression  of  freshly 
isolated GSVs to those under replicated in situ conditions in 6 h of culture, PAI 1 was the 
most dramatically affected gene followed by VCAM 1 and TGFβ 1. Various other genes 
appeared  to  be  different  without  reaching  statistical  significance.  Collectively  this  data 




discovered.  However,  it  is  important  to  consider  that  all  of  the  other  gene  expression 
analyses were performed on  tissues exposed  to  similar  conditions except  altered media 
fluid dynamics. Although not  the  subject of  the  current manuscript, ongoing  long-term 
studies (>3 wks) will be able to report on the resultant protein composition of these studies. 
Viability  of  those  cultures  have  been  successfully  confirmed  through  administration  of 








characteristics  such  as  higher  harmonics,  pressure-flow  phase  differences,  and  rate  of 
change  in  these  quantities  drive  remodeling  behavior.  While  this  study  provides  some 
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3],  which  illustrates  the  desired  steady,  fundamental,  and 
















0  0  90.1  0  1.68  0 
1  6.21  19.9  -1.52  0.74  -0.91 
2  12.4  13.6  -2.26  0.62  -1.07 
3  18.6  6.26  -3.05  0.56  -1.84 
GSV 
(Human) 
0  -  15.0  -  0.17  - 
1  -  -  -  -  - 
2  -  -  -  -  - 
3  -  -  -  -  - 
LCA 
(Human) 
0  0  101  0  0.94  0 
1  8.94  16.1  2.64  0.43  3.04 
2  17.9  5.66  -0.18  0.18  0.12 














































BrA  53.59  9.370  0.005  0.331  0.126  0.012 
GSV  88.23  -  -  -  -  - 









Figure  4.1  –  Visualization  of  Fourier  analysis  illustrating  (a)  the  steady  (purple)  and 
composite (black) waveforms of volumetric blood flow (solid) and blood pressure (dash-
dot)  of  the  Brachial  Artery  (BrA).  The  fundamental  (blue)  and  first  two  harmonics 

















Figure  4.3  –  .  Parameter  sensitivity  of  the  5-element  electrohydraulic  analog 
demonstrating  impedance  magnitude  (left)  and  phase  (right).  (a-b)   1 10,110R   
(mmHgs/ml),  (c-d)   2 0, 24R  ,  (e-f)   0.005,0.025C (ml/mmHg),  and  (g-h) 
 0,0.8aL  (mmHgs2/ml).  Default  values  of  1R   =60  (mmHgs/ml),  2R =5 
(mmHgs/ml),  C =0.01  (ml/mmHg),  aL   =0.33  (mmHgs
2/ml),  and  sL   =0.33 































































































The  prevalence  of  diverse  animal  models  as  surrogates  for  human  vascular 
pathologies  necessitate  a  comprehensive  understanding  of  the  differences  that  exist 
























aging  population  at  future  risk  of  stroke  and  motivating  further  study  into  disease 
progression, diagnosis, and treatment.  
Mechanical changes in carotid arteries can occur as a result of surgical intervention, 








Quantification  of  passive  arterial  mechanical  properties  requires  freshly  excised 




structural  or  mechanical  properties  under  physiological  loading  that  may  scale  with 


































then  secured  to  appropriately-sized  barbed  fittings,  syringe  needles,  or  glass  cannulas 
(mouse only) with braided silk  suture. Prior  to  and  throughout  testing, Krebs-Henseleit 
solution at pH 7.4 and containing 10-5 M sodium nitroprusside was perfused through, and 
around,  the  sample  and  then  continuously  circulated  in  the  adventitial  bath  in  order  to 




All  mechanical  testing  was  performed  on  a  modular,  custom-designed,  biaxial 
mechanical  testing  device  with  LabView-based  data  acquisition  (National  Instruments; 





300  mmHg  USB  pressure  transducer  (Omega  Engineering,  Norwalk,  CT).  To 
accommodate large variations in vessel size, the objective lenses for a CMOS Monochrome 











Initial  measurements  were  made  of  the  unloaded  length  and  diameter  with  the 
specimen  mounted  in  the  biaxial  testing  device,  but  prior  to  pressurization  or  axial 
extension.  To  ensure  repeatable  loading  curves,  all  vessels  underwent  three  cycles  of 





Next,  luminal pressure was adjusted  to 100 mmHg, and  the axial stretch  z   set so  that 
vessels experienced a very small tensile force. This stretch was recorded as  minz .  Then 









using  the  millimeter  scale  of  a  ruler  (Figure  5.1,  right).  The  unloaded  inner  and  outer 
circumference of each section were quantified using ImageJ software (NIH), and the inner 
iR  and outer  oR  radii calculated. From this, the cross-sectional tissue area was calculated 
via 
   2 2o iA R R     [5.1] 
Unlike prior work  (see  [15,227]), we chose not  to  induce a  stress  relieving cut. 
Although straightforward with large vessels, prior experience with mouse carotid arteries 
suggested  that  the  stress  relieving  cut  would  introduce  considerable  error  (laboratory 
observations).   







  ,  [5.2] 














where  P  is the transmural pressure. For consistency,  P  is measured around 100 mmHg 














































































where  p  is the Lagrange multiplier used to enforce incompressibility and  rrE ,  E , and 
zzE , are components of the Green strain tensor and relate to the stretch ratios by: 
   21 1
2








rr rE   ,  [5.7] 
assuming  r z   , then  0r  , and from the right hand side of [5.6],   























For  this  investigation  we  consider  two  popular  forms  of  W .  First,  we  utilize  a 
formulation of the phenomenological Fung-type exponential model described by Chuong 
and Fung [4]. In the absence of shear terms, the equation for strain energy is 
   0 1QW c e  , 2 2 21 2 3 4 5 62 2 2rr zz rr zz rr zzQ c E c E c E c E E c E E c E E        ,  [5.10] 
where  0c   is  a  stress-like  material  parameter  and  ic ,  1 6i     are  non-dimensional 
parameters. To ensure convexity  0ic   and 
2
1 2 4c c c , 
2
2 3 5c c c , and 
2
1 3 6c c c   [5,228].   
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              
    [5.11] 
Here  a  total  of  four  fiber  families  1, 2,3, 4k    are  considered  with 
2 2 2 2sin cosk k z k       the stretch of the 
thk  fiber family, and  k  is the angle that 
family  makes  with  respect  to  the  longitudinal  axis.  c   is  a  material  parameter  for  the 
isotropic  contribution,  and  1,kc   and  2,kc   material  parameters  for  the  anisotropic 
contributions. We assume that  1 =90 deg represents circumferentially oriented fibers and 
2 =0 deg represents those that are oriented axially. We further consider two of the families 
to  be  symmetric  and  helically  arranged  so  that  3 4   ,  13 14c c ,  and  2,3 2,4c c
[5,15,139].  
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 ,  [5.12] 
from which  the only unknown values are  the material parameters  in each  strain energy 
function. These best-fit values are found by minimizing an objective function between the 





mod exp mod expN
exp exp
n i i
P P F F
e
P F
     
     











Data  is  displayed  for  bovine,  porcine,  ovine,  leporine,  murine-rat,  and  murine-
mouse groups in the order of decreasing body weight with values representing the mean of 
n=6  samples.  Most  measured  structural  quantities  are  shown  to  increase  with  animal 





the  murine-mouse.  The  pressure-outer  diameter  graph  shows  similar  patterns  within 





radius  and  wall  thickness,  of  bovine  ( ir =3.35±0.30  mm,  p<0.001;  h =1.06±0.14  mm, 
p<0.001), porcine ( ir  =2.24±0.31 mm, p<0.001;  h  =0.37±0.10 mm, p<0.001), and ovine 
( ir =2.15±0.42  mm,  p<0.004;  h   =0.48±0.17  mm,  p<0.016)  arteries  were  significantly 
different  than  those  of  leporine  ( ir =1.08±0.16  mm;  h =0.22±0.07  mm),  murine-rat  ( ir
=0.484±0.070  mm;  h =0.087±0.031  mm),  or  murine-mouse  ( ir =0.290±0.070  mm;  h
=0.035±0.001  mm).  Despite  a  high  standard  deviation  in  lumen  area  compliance, 
differences  were  still  significant  for  bovine  ( AC =1.5x10
-3  ±  8.1x10-4  mm2/mmHg, 
p<0.004) compared to leporine ( AC =6.1x10
-5 ± 3.9x10-5 mm2/mmHg; p=0.022), murine-
rat  ( AC =3.2x10





between  the  leporine  and  murine-rat  ( AC =3.2x10




( F =213.1 ± 179.8 mN), ovine ( F =576.3 ± 276.7 mN), leporine ( F =6.430 ± 3.73 mN), 
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murine-rat ( F =3.610 ± 2.62 mN) or murine-mouse ( F =0.804 ± 0.414 mN). The porcine 
and  ovine  specimens  were  also  different  from  the  leporine  and  murine  specimens 
(p<0.049).   
While vessel geometry varies widely between species, the stress and stretch metrics 
facilitate  comparisons  that  are  independent of  length  scale  (Figure 5.4 and Figure 5.5). 
Circumferential  stress  was  found  to  be  lower  in  the  bovine  (  =42.9±6.88  kPa)  than 
porcine  (  =86.8±31.4 kPa, p=0.025),  leporine  (  =74.0±25.7, p=0.041),  and murine-
mouse (  =111±34.1 kPa, p=0.015) counterparts while ovine specimens   =57.6±13.5 
kPa, p=0.032) had significantly lower circumferential stress only in comparison to murine-
mouse (p=0.032). Likewise, bovine axial stress ( z =184 ± 42.2 kPa) was higher than in 
porcine ( z  =74.1 ± 27.4 kPa, p=0.049), leporine ( z  =32.4 ± 9.56 kPa, p=0.031), and 
murine-rat  ( z   =54.3  ±  34.3  kPa,  p=0.029)  arteries,  while  the  porcine  (p=0.009)  and 
murine-mouse  (p=0.005)  groups  were  lower  than  the  leporine  group.  The  porcine 
circumferential and minimum axial stretches (   =1.49 ± 0.16;  ,minz =1.29 ± 0.06) were 
found to be lower than leporine (   =1.93 ± 0.25, p=0.044;  ,minz =1.43 ± 0.02, p=0.039) 
and  murine-mouse  (    =1.81  ±  0.22,  p=0.030;  ,minz =1.37  ±  0.02,  p=0.039)  while  the 
minimum ovine axial stretch ratios ( ,minz =1.40 ± 0.03, p=0.009) were also lower than in 
the porcine specimens. The minimum axial stretch ratio was also found to be lower in the 






across  all  species  (RMSE=0.16±0.08)  than  the  phenomenological  Fung-type  model 
(RMSE=0.23±0.09). A plot of the strain energy for both models can be seen in Figure 5.6 
for θ  =  [1.00,1.85], z =  [1.00,1.85].  For  each  species,  both  models  with  the  reported 





paired  anatomy,  CCAs,  especially  canine  models,  are  well  studied  in  the  literature. 
Although  collectively  many  datasets  are  available  from  a  wide-variety  of  sources, 
challenges in scalability have previously been a limitation on such a wide range of being 
reported in a single published work. An exception to this is the experimentation performed 
by  RH  Cox  (1978)  who  studied  the  mechanics  of  the  canine,  leporine,  and  murine-rat 
carotid  arteries  [225].  That  investigation  demonstrated  similar  outer  diameter  and 
circumferential  stress  to  ours  but  no  axial  forces  were  reported.  Cox,  as  in  our  study, 
reported a concave pattern in the pressure-diameter curves at low levels of pressure in the 
smaller animals but not in the larger ones. Similar patterns and diameter ranges were also 
reported  in  the work of Weizsäcker et  al.  (1983) who  investigated biaxial properties of 
murine-rat carotid arteries [229]. Chuong and Fung (1983), and later Takamizawa (2015), 
experimented  on  leporine  arteries  and  fit  their  results  to  constitutive  models  [4,230]. 





Despite  the  abundance  of  canine  data,  and  to  a  lesser  extent  porcine,  (e.g., 
[225,227]),  there  are  surprisingly  few  biaxial  tests  of  bovine  carotid  mechanics.  Von 
Maltzahn (1984) conveniently performed biaxial testing on carotids samples at the same 








lack of  information  for  bovine  and ovine models  is  surprising considering  the  growing 
importance  of  these  animals  to  the  field  of  decellularized  vascular  grafts  and  implant 
models  [234,235].    Of  further  note,  all  vessels  appear  to  be  less  stiff  than  the  limited 
existing data on human biaxial CCA mechanics [236,237]. 
An  abundance  of  biaxial  data  from  control,  surgically  altered,  and  genetically 
modified murine-mouse models have been reported in our prior work [29,47,137,142,221]. 
















  ay k w     [5.14] 
that relates  the dependent variable  y  to the independent variable  w  (in this case animal 









lamellar  units  of  similar  size  (0.006  to  0.018  mm)  that  experience  similar  tension  per 
lamellar unit (1,090 to 3,010 dynes/cm) [239].  Moreover, the endothelial, smooth muscle, 





structure  is  preserved  across  species.  While  this  investigation  focuses  primarily  on 
biomechanical  analysis,  future  work  would  benefit  from  more  thorough  comparison  of 
CCA microstructure across species to complement the mechanical comparison herein. Still, 
a priori knowledge of scalable (e.g., geometric) versus non-scalable (e.g., stress/stretch) 








six  mammalian  species;  therefore,  it  is  a  logical  benchmark  for  comparison  [4]. 
Nevertheless, the 4-fiber HGO model exhibited a better fit and has added utility in being a 
structurally motivated model where parameters have a more direct physical interpretation. 
However,  the  inherent  value  of  both  models  lies  in  their  ease  of  translation  into  other 
studies.  
Comparing the biaxial mechanical properties of CCAs across mammalian species 
supports  two  discrete  research  directions.  First,  animal  studies  are  a  critical  tool  in 
elucidating  disease  progression,  evaluating  novel  treatment  options,  and  developing 














for  vascular  graft  procedures  [243–247].  Since  decellularization  nominally  ameliorates 





destination –  e.g.,  pressure,  deformed  inner  radius,  and  compliance  –  a  clinician  could 
reference  a  catalog  of  mechanically  characterized  non-human  vessels,  such  as  the 
investigation  herein,  to  identify  the  most  mechanically  compatible  scaffold  for  that 
particular situation.  
  While  we  support  the  scientific  merit  of  this  investigation,  we  must  also 
acknowledge certain limitations. First, we chose not to quantify residual strains via opening 










was  calibrated  prior  to  testing,  and  protocols  were  consistent  regardless  of  species  or 
hardware.  
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avg  10.7  2.79  1.10  1.95  0.89  0.37  0.08  0.28 
std  22.7  2.04  0.15  0.62  0.28  0.34  0.16  0.04 
Porcine 
avg  25.7  1.68  1.43  1.00  0.78  0.52  0.87  0.23 
std  19.5  0.80  0.85  0.01  0.37  0.44  0.21  0.13 
Ovine 
avg  20.9  1.87  1.09  1.63  0.61  0.19  0.15  0.17 
std  28.5  0.83  0.17  0.46  0.53  0.23  0.33  0.03 
Leporine 
avg  5.98  1.00  1.01  1.00  2.E-05  0.17  0.99  0.30 
std  2.16  6.E-03  5.E-03  4.E-04  0.48  0.21  0.44  0.10 
Murine-
rat 
avg  2.30  12.27  1.00  1.00  0.85  0.35  0.83  0.32 
std  3.61  15.39  3.E-04  2.E-04  0.21  0.48  0.31  0.14 
Murine-
mouse 
avg  2.98  11.0  1.10  1.08  0.88  0.48  0.48  0.34 
std  5.09  18.9  0.26  0.15  0.33  0.38  0.50  0.17 
                        avg  0.23 

























avg  3.44  5.81  0.52  1.03  0.86  7.59  0.86  27.6  0.23 
std  6.65  12.9  0.78  2.24  1.00  17.0  0.57  18.1  0.08 
Porcine 
avg  14.6  0.76  3.83  0.77  0.37  2.40  3.19  52.6  0.20 
std  13.0  0.75  3.76  0.71  0.29  3.46  4.83  20.5  0.11 
Ovine 
avg  9.92  0.26  3.91  1.29  0.98  0.80  2.11  47.4  0.22 
std  7.56  0.46  6.28  1.30  0.77  0.75  1.46  8.4  0.06 
Leporine 
avg  6.77  0.11  0.57  0.52  0.34  2.13  0.26  39.1  0.09 
std  6.04  0.12  0.38  0.65  0.58  1.49  0.53  30.0  0.05 
Murine-
rat 
avg  9.48  2.58  1.14  0.63  0.68  5.87  0.32  42.4  0.18 
std  8.97  4.25  1.16  1.03  0.78  8.95  0.30  31.8  0.15 
Murine-
mouse 
avg  8.49  1.16  0.62  1.11  0.44  2.56  1.16  46.0  0.19 
std  6.33  2.19  0.62  1.01  0.14  3.79  1.12  13.4  0.12 
                           avg  0.16 








Vessels  mounted  within  the  biaxial  testing  device  at 
z=1.5 and P=100 mmHg. (a) Bovine: OD = 8.82 mm, 
(b) porcine: OD = 4.96 mm, (c) ovine: OD = 5.49 mm, 
(d)  leporine:  OD  =  2.60  mm,  (e)  murine-rat:  OD  = 
1.14,  and  (f)  murine-mouse:  OD  =  0.65  mm  vessels 





























passive  biaxial  mechanical  testing  at  100  mmHg. (a)  Circumferential  stress,  (b) 
circumferential stretch, and (c) axial stress for bovine, porcine, ovine, leporine, murine-rat, 
and  murine-mouse  carotid  arteries  at  1.5  axial  stretch  ratio.  Figure  (d)  illustrates  the 









Figure  5.5  –  Full  range  of  stress  and  stretch  for  common  carotid  arteries  subjected  to 
















































  When exposed  to chronically altered mechanical stimuli, such as  those resulting 
from  coronary  artery  bypass  grafting  (CABG),  remodeling  process  are  activated  that 
include  cellular  proliferation,  migration,  and  differentiation  and  extracellular  matrix 
protein deposition, degradation, and reorganization. These remodeling processes may be 
guided by  an  innate programming of  resident vascular  cell  to  regain  some homeostatic 
state. Great saphenous veins (GSVs), one of the most common CABG conduits, fail more 
often  than  arterial  conduits  while  also  experiencing  larger  deviations  from  their 
homeostatic  stress  state,  and  an  inability  to  effectively  remodel  in  response  to  acute 
mechanical  mismatch  in  the  coronary  circulation  is  thought  to  be  a  primary  cause 
underlying  pathologies  leading  to  graft  failure.  These  CABG  failures  often  exhibit 
maladaptive  remodeling,  whereby  nominally  adaptive  remodeling  processes  effect 
structural changes that result in the pathological occlusion of the graft lumen, called intimal 
hyperplasia,  instead  of  restoration  of  mechanical  homeostasis.  We  hypothesize  that 
prolonged  gradual  transition  from  native  GSV  to  CABG  conditions  might  facilitate 
adaptive  remodeling  while  preventing  deleterious  pathologies  associated  with  acute 
changes to the mechanical loading environment. To test this hypothesis, we use an ex vivo 
perfusion bioreactor to guide remodeling of GSVs using stepwise incremental increases in 
pressure  and  volumetric  flow  every  3  days  over  the  course  of  21  day  cultures.  This 
approach  will  improve  overall  adaptation  to  the  coronary  environment  by  allowing  for 
partial  restoration  of  homeostatic  stress  states  at  each  time  point.  Biaxial  mechanical 
testing, gene expression, and histology are used to evaluate graft adaptation over the culture 









perfusion  of  the  myocardium  [248].  This  process,  known  as  intimal  hyperplasia,  is  a 





  Experts widely accept  that mechanical  incompatibility plays a significant role in 
vein graft failure [250]. A classical and generally accepted theory in vascular mechanics 
contends  that  blood  vessels  are  structured  to  optimally  distribute  loads  in  their  local 













stress,  and  wall  shear  stress  [15],  which  may  be  beyond  the  capacity  of  adaptive 















gradual  transition  to  coronary  loading  conditions,  and  in  the  absence  of  a  systemic 
inflammatory  system,  should  demonstrate  adaptive  growth  and  remodeling  to  be  more 
mechanically  suited  to  the coronary circulation, while avoiding  intimal hyperplasia and 
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maladaptive  remodeling. This  adaptive  remodeling,  in  theory,  should  include  increased 
deformed  inner  radius,  increased  wall  thickness,  and  increased  compliance  at  arterial 






solution  supplemented  with  20  U/mL  heparin,  1%  penicillin/streptomycin,  1% 
amphotericin-B, and 1% gentamycin. All tissue used in this investigation originated from 
animals  raised  for consumption. As such,  this  investigation does not  fall under  IACUC 
protocol. 
  Under  sterile  conditions  in  a  biological  hood,  excess  perivascular  tissue  was 
removed with forceps and spring scissors, and branches were ligated with sterile 6-0 silk 
suture. For each vessel, one section approximately 40 mm in length was mounted to custom 
barbed  glass  cannulae within  a glass bioreactor  (Adams & Chittenden Scientific Glass, 
Berkeley,  CA)  and  the  sample  was  extended  to  1.4x  its  unstretched  (suture-to-suture) 





vessel  chamber  was  incorporated  into  a  flow  loop  containing  a  roller  pump,  pressure 
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transducer,  downstream  resistor,  and  media  reservoir,  all  contained  within  a  sterile 
incubator  at  37  C  and  5%  CO2.  Culture  medium  in  the  vessel  chamber  (150  mL)  and 
reservoir/flow loop (300mL) was DMEM supplemented with 10% fetal bovine serum, 1% 
penicillin/streptomycin,  1%  amphotericin-B,  and  1%  gentamycin,  which  was  replaced 
every 7 days. GSVs were cultured for 21 days under either in situ loading conditions (Q = 
0.17 mL/s; P = 15 mmHg) or stepwise loading from in situ to coronary loading conditions 














sample,  and  length  of  the  axial  control  arms  was  adjusted  to  the  previously  recorded 
unstretched value. Axial force and luminal pressure gauges were tared after mounting but 







force values,  and  the  axial  stretch  ratio at which  axial  force  remained constant  through 
pressurization  was  noted  as  the  approximate  in  vivo  stretch.  Axial  extension  and 
pressurization and preconditioning protocols were performed prior to collecting data. For 





1  to  the approximate  in vivo value plus 10%, and axial  force was  recorded  throughout. 
When plotted together with axial extension versus axial force, the point at which the three 
curves intersected was assumed to be the true in vivo axial stretch ratio [136,137]. 











Microscopy  GmbH,  Jena,  Germany)  using  an  adapter  lens  (Micro  Tech  Lab,  Graz, 
Austria). A  radial  stress-relieving  cut  was  made  in  each  ring,  and  the  cut  sectors were 
allowed  to  equilibrate  for  20  minutes  before  images  were  collected  of  the  stress-free 
configuration. ImageJ (NIH) was used to measure inner arc length  iL , outer arc length  oL  





























prevalence of  apoptotic  nuclei  in TUNEL stained  sections  as  a  ratio of  brown TUNEL 
positives  regions  to  all  nuclei  stained  blue  with  methyl  green.  Apoptotic  nuclei  were 
identified using  the  Threshold_Colour plugin  as  all  brown  regions  greater  than 20 pix2 






deactivating  smooth  muscle  activity  with  sodium  nitroprusside,  we  consider  only  the 
passive  mechanical  properties  of  the  vessels  resulting  from  extracellular  matrix 







   ,  [6.2] 
where outer radius  or  is measured and axial stretch  z  is prescribed through biaxial testing. 
















where  luminal pressure  P   is  prescribed  and axial  force  F   is measured during  testing. 



















  ,  [6.4] 






















viability  through  MTT  assay  and  vasoreactivity,  while  three  (S5,  S6,  S8)  demonstrate 






6.3  C-D).  Ongoing  experiments  will  also  include  control  samples  cultured  under 




Geometric  measurements  of  zero  stress  configuration  suggest  increases  in  all 
metrics from day 0 to day 21: inner arc  iL , outer arc  oL  , opening angle OA  , cross sectional 
area  A  , and wall thickness  H . However, these increases are not significant owing to large 











vessel  wall.  Axially,  calculated  “in  vivo”  stretch  ratios  increase  after  stepwise  culture, 










axial force ( F ) and axial stress ( z ) increase dramatically in viable samples but decrease 
or remain relatively unchanged in non-viable samples. Conversely, circumferential stress 




increasing and  AC  decreasing. Conversely sample S7 shows a large decrease in  ir  and large 
increase in  AC . 
6.5 DISCUSSION 
  In  this  investigation,  we  build  upon  previous  observational  studies  of  ex  vivo 
CABG perfusion in an attempt to guide adaptive remodeling through stepwise increases in 
mean  media  pressure  and  volumetric  flow  rate  from  native  GSV  to  grafted  LAD 
hemodynamic-replicated  values  over  21  day  cultures.  The  primary  indicator  of  success 
herein  is  restoration of native homeostatic  stress values while maintaining viable  tissue 
through  21  days  of  culture.  We  have  previously  quantified  the  amount  of  mechanical 
deviation  between  GSVs  in  their  native  conditions  and  under  acute  coronary  loads 














those 5 samples, 2  indicated  largely viable  tissue at day 21, while  the other 3  indicated 
significantly less viability through the use of the MTT assay. This viability also correlated 
with significant remodeling towards restoration of homeostatic stress levels as quantified 
by  increased  ir   and  h ,  leading  to  reduction  in  w   and     under  coronary  loads  when 





  Ongoing  experiments  and  future  investigations  should  seek  to  understand  and 
improve upon the differential viability across cultures. Intuitively, diminished viability – 
even  if  it  is  eventually  restored  –  mitigates  vessels’  ability  to  restore  mechanical 
homeostasis, as resident vascular cells are the mediators of remodeling processes. Potential 





  In  this  investigation  we  focus  on  a  single  experimental  approach  to  guided 










Further, while flow rate and pressure directly correlate to  w  and   , we do not 
calculate  stresses  in  real  time,  requiring  a  direct  measure  of  inner  diameter.  The  most 
widely accepted view of mechanical homeostasis and remodeling is that stresses correlate 
most closely with  tissue homeostasis and deviations  in  stresses  from homeostasis drive 
remodeling [255]. While we can directly estimate stresses ( w  and   ) from applied loads 












desired  mechanical  outcomes  for  CABG,  this  technique  can  be  adapted  for  other  graft 
tissues and procedures such as a modulated arteriovenous  fistulae and peripheral artery 
bypass. Hypothetically, the methods described herein could be applied to any graft loading 
environment. Given any source tissue and its native loading conditions (i.e.,  P  and  Q ) 
and  loading  conditions  in  the  targeted  graft  environment,  the  source  tissue  could  be 






Similar  techniques  could  be  utilized  as  a  tool  in  developing  tissue  engineered 
vascular grafts by stimulating seeded cells to organize themselves and extracellular matrix 
towards desired mechanical properties. Many tissue engineered blood vessel designs have 











the  patient’s  circulation  until  the  cells  remodel  the  scaffold  sufficiently  to  reach 










iL  (mm)  oL  (mm)  OA  (
o)  A  (mm2)  H  (mm) 
Day 0  8.15 ± 0.90  10.96 ± 0.94  64.70 ± 33.75  7.73 ± 2.08  0.80 ± 0.17 




















































































Figure  6.5    Biaxial  mechanical  data  from  inflation-extension  testing  of  2  vessels  that 
maintained viability after 21 day stepwise remodeling culture: (A) pressure vs. diameter 




















Vascular  mechanics  and  remodeling  are  an  important  yet  under-investigated  aspect  of 
coronary artery bypass grafting. Blood vessels, like other tissues, sense and respond to the 
mechanical and biochemical stimuli imposed upon them through growth and development, 
which  guides  the  mature  structure  of  the  vessel.  This  creates  a  relationship  between 
structure  and  function  whereby  blood  vessels  at  any  location  in  the  vascular  tree  are 









tissues  and  their  grafted  environment  could  be  a  factor  in  graft  efficacy,  as  early 
observations  –  later  confirmed  through  experimentation  –  often  showed  differences  in 
important graft characteristics like compliance, inner radius, and vessel histology, which 
correlate with  decreased  patency  in  many  grafts.    In  Chapter  2  of  this  dissertation,  we 






















resident  vascular  cells  to  hemodynamics  with  respect  to  remodeling.  Others  have 






the  cultured  vessels,  in  this  case  GSVs,  were  sensitive  to  arterial  waveforms.  We  also 
noticed that tissues were highly sensitive to the culture process alone. In ongoing work in 
our  lab  and  future  investigations,  this bioreactor  is  being used  to determine  if  accurate 
hemodynamic  replication  is  necessary  to  guide  adaptive  remodeling.  Further,  we  are 
currently  using  this  biomimetic  perfusion  bioreactor  in  concert  with  next  generation 
sequencing  to  evaluate  the  biochemical  pathways  that  are  sensitive  to  hemodynamic 
intricacies.  This  approach  should  inform  improved  experimental  design  by  knowing  to 
what extent physiological flow and pressure waves should be replicated to effect desired 
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